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Abstract  Biofidelic  human  body models  (HBMs) with  active muscles  are  valuable  tools  for  assessing  the 
safety potential of systems that are active immediately before and during a crash. For validation, experimental 
data  including  muscle  activity  are  required.  This  paper  provides  a  data  set  for  front  seat  passengers  in 
autonomous braking events comprising 20 volunteers  (11 male and 9  female)  in a passenger car. Volunteers 





tensioned belt  increased  rapidly before onset of deceleration  for  females, but not  for males. Muscle activity, 
predominantly  in  the  cervical  and  lumbar  extensors,  increased  soon  after  vehicle  deceleration  onset  for  all 











pre‐crash occupant  kinematics  can be  valuable  for  the performance evaluation and optimal design of  safety 





in modern  passenger  vehicles.  If  an  imminent  crash  is  detected  the  belt  is  tightened  and  the  occupant  is 
repositioned  before  the  crash  occurs.  Repositioning,  provoked  by  belt  pre‐tension  affects  the  occupant’s 




belt pre‐tension or autonomous braking  the occupant  is  likely  to become aware of  the  impending  situation. 




J. M. Ólafsdóttir  (+46(0)31‐772‐3653,  jona.olafsdottir@chalmers.se) and  J. K. H. Östh are PhD students at  the Department of Applied 





















passenger HBM  for  pre‐crash  braking  simulations. Volunteer  tests were  performed  in  order  to  quantify  the 
muscle  contractions  in  autonomous  braking  events  and  relate  them  to  passenger  kinematics  and  boundary 
conditions for passengers restrained with both standard and reversible pre‐tensioned belts. To closely model a 
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 Test Vehicle and Autonomous Braking Test Cases  
The  autonomous  braking  test  cases  were  performed  in  a  commercially  available  2012  Volvo  V60  T4. 
Autonomous braking was induced by a PC running Canalyzer v7.6 (Vector GmBH, Stuttgart, Germany), actuated 
with the vehicle’s hydraulic pump and initiated by a test leader pressing a button in the rear seat. Two VN1640 
(Vector GmBH,  Stuttgart, Germany)  cases were  used  for  communicating with  the  vehicle  and  triggering  the 
autonomous braking events. The vehicle was fitted with new standard summer tyres (Continental SportContact 
3 235/45/R17 inflated with 250 kPa) and the seats were upholstered in leather. 
The  original  retractor  for  the  standard  seat  belt  was  replaced  by  an  Active  Seatbelt  retractor  (Autoliv, 
Stockholm,  Sweden),  incorporating  an  electrical motor  that  allows  for  reversible  pre‐tension.  In  the  active 








Autobrake  SB  –  Autonomous  braking without  seat  belt  pre‐tension,  active  belt  operated  in 
passive mode. 
 
The  initial velocity  in all  cases was approximately 70 km/h and  the  target was  to  reach maximum vehicle 
deceleration. The duration of the autonomous braking interventions was chosen to yield a velocity change of 50 
km/h. The average applied acceleration pulses  in the Autobrake PT and Autobrake SB test cases are plotted in 









Volunteer’s motion was  captured with  a UI‐5220CP‐C Gigabit  Ethernet  CMOS  colour  camera  (IDS GmbH, 








EMG  activity was measured with  surface  electrodes placed bilaterally on  the  sternocleidomastoid  (SCM), 
cervical  paravertebral muscles  (CPVM),  rectus  abdominis  (RA),  lumbar paravertebral muscles  (LPVM), biceps 
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 (BIC),  triceps  (TRIC), anterior deltoid  (ADELT) and posterior deltoid  (PDELT), see Fig. 3. A single electrode was 
placed on  the anterior  superior  iliac  spine  for  reference. Electrode placement  is described  in TABLE  III  in  the 
Appendix.  EMG was  recorded with  a  sampling  rate  of  2048 Hz  using  a  Compumedics Grael  (Compumedics, 
Abbotsford, Australia). Paired Ag/AgCl electrodes (Blue Sensor N–00–S, Ambu A/S, Ballerup, Denmark), with an 
interelectrode  spacing of 20 mm, were used. Before application of  the electrodes,  the  skin was prepared by 
shaving, abrading with sandpaper (P180) and wiping with 70% ethanol solution. 
Vehicle  longitudinal  acceleration  was  measured  with  a  10  g  accelerometer  (EGCS‐D1CM‐10,  Entran, 
Hampton, Virginia) mounted on a bracket to the left front bolt holding the passenger seat to the body‐in‐white. 
The vehicle footwell force was measured by mounting a PZ1,0 force transducer (Load  Indicator AB, Göteborg, 
Sweden) on a balance plate under  the original passenger  foot  support  in  the  footwell. Shoulder and  lap belt 
forces were measured  using  low‐range  (<6  kN)  belt  force  transducers  (DK11‐13, Messring  GmbH,  Krailling, 
Germany and EL20‐S458‐7B, Altheris bv, Den Haag, Netherlands). Finally, belt pay‐out was measured using an 
optical belt movement sensor (IES 2098, IES, Braunschweig, Germany). 
Sensor  excitation  and  signal  amplification were made with multiple DAQ‐P Bridge B  (Dewetron, Wernau, 
Germany) bridge amplifiers. All analogue to digital (AD) signals were recorded using a USB‐6251 AD‐converter 




















the Euro NCAP  frontal  impact  test protocol  (Euro NCAP 2012),  i.e., mid  fore/aft position, with  the  seat back 




A test assistant drove the car and the braking events were  initiated by the test  leader seated  in the rear right 
seat pushing a trigger button. The volunteers were not notified prior to trial initiation.  









scenario a 9%  length distortion  could be present. Sensitivity of  the camera  to  the acceleration  loads applied 
during the breaking events was assessed. The markers on the passenger door were found to move less than 0.5 
mm in both X and Z direction due to these loads. 
Displacement data are presented  in a vehicle  fixed coordinate system defined  in accordance with  ISO8855 
[19], i.e., positive X is forward and positive Z upwards. Head centre of gravity (COG) coordinates were calculated 
based on head COG data from the literature [20–22] by transforming head marker displacements as defined in 
[18]. Head  rotation data were  represented as  the angle of  the Frankfort plane with  respect  to  the horizontal 
plane.  The  marker  above  the  C7  process  was  used  to  represent  T1  displacements.  All  displacement  data, 
rotational as well as linear, are provided relative to the respective positions at trial initiation. 











applied  to EMG data).  For  simplification during  the application of  this  test, any unbalanced  set of  trials was 
removed. All differences analysed with aforementioned statistical methods were assessed  in the time  interval 
1.6 – 1.8 s, here after referred to as steady state braking, or for short, steady state. When comparing differences 
between muscle activity  in steady state braking and quiet sitting,  i.e., when volunteers were stationary  in the 

















SB  test case,  i.e., with standard belt, no such backwards motion was noticed. Pre‐tensing  the belt resulted  in 






Fig.  4.  Average  ±  SD  head  COG  and  T1  displacements,  and  head  COG  rotation  in  Autobrake  PT  (left)  and 






force began  to  increase at  the onset of  the pre‐tension,  i.e., before  the braking event started, and peaked at 





































right  muscle  activity  in  steady  state  braking,  refer  to  TABLE  II.  In  steady  state,  muscle  activity  was  not 
significantly different between the left and right side except for BIC in males in Autobrake PT, CPVM and ADELT 
in females, in both test cases and SCM in females for Autobrake SB (p<0.01). 
For  females  exposed  to  Autobrake  PT,  average muscle  activity  increased  rapidly  in  all muscles  after  the 
retractor began  to pull  the belt  (Fig. 7). Thereafter, and before  the vehicle acceleration had  fully  ramped up, 
average female SCM, BIC, TRIC, ADELT and PDELT activity had already settled to less than 5% of MVC (%MVC). 
For  the  average male, no or  slight  increase  (<7 %MVC)  in  activity of  the  EMG  response was noted  in  these 
muscles. For both genders the cervical and lumbar extensors were highly active on average or between 14 – 35 
%MVC  in  steady  state,  see  TABLE  II.  Females had  somewhat higher  average  activity  levels  than males  in  all 
muscles except for RA in both studied test cases. 
In Autobrake SB, muscle activity increased soon after the vehicle deceleration began (Fig. 8). As in Autobrake 









dotted  lines, n = 32) and  females  (dark grey, solid  lines, n = 27). Vertical dashed  lines  represent acceleration 
onset  and  dotted  lines  show  the  belt  pre‐tension  onset.  SCM:  sternocleidomastoid,  CPVM:  cervical 
paravertebral muscles, RA:  rectus abdominis, LPVM:  lumbar paravertebral muscles, BIC: biceps, TRIC:  triceps, 
ADELT: anterior deltoid and PDELT: posterior deltoid. 
 











      Quiet Sitting  Autobrake PT  Autobrake SB 
Muscle  Side  Male  Female  Male  Female  Male   Female 
SCM  L  1.4  (1.3)  1.2  (0.7)  2.3 (1.5)  3.6 (2.7)  2.8  (2.5)  4.4 (6.5) 
R  1.6  (1.4)  1.6  (1.0)  2.7 (1.7)  4.8 (2.6)  3.3  (2.7)  6.6 (9.3) 
CPVM  L  4.7  (4.1)  3.8  (1.6)  16.5 (7.2)  27.1 (8.9)  18.3  (7.5)  29.9 (12.0) 
R  3.3  (2.6)  3.3  (1.1)  14.2 (8.4)  19.9 (5.8)  16.2  (10.0)  21.4 (7.8) 
RA  L  1.2  (0.9)  1.4  (0.6)  7.6 (9.6)  4.6 (3.2)  6.7  (10.1)  3.7 (1.6) 
R  1.1  (0.9)  1.4  (0.8)  5.9 (5.7)  4.0 (2.6)  4.9  (5.8)  3.5 (2.0) 
LPVM  L  9.0  (8.5)  5.2  (6.1)  23.9 (17.2)  34.8 (19.4)  29.4  (24.6)  36.1 (24.4) 
R  11.1  (10.1)  6.6  (6.2)  21.2 (14.5)  32.2 (22.1)  28.0  (21.6)  32.7 (22.5) 
BIC  L  0.4  (0.4)  0.5  (0.6)  0.9 (0.6)  1.3 (0.6)  0.8  (0.5)  1.3 (0.6) 
R  0.3  (0.3)  0.8  (2.4)  0.6 (0.5)  1.1 (0.5)  0.5  (0.3)  1.1 (0.4) 
TRIC  L  0.5  (0.5)  0.6  (0.4)  1.0 (1.0)  2.2 (2.2)  1.5  (1.4)  2.1 (1.4) 
R  0.4  (0.5)  0.7  (0.6)  0.8 (0.6)  2.2 (1.1)  0.9  (0.9)  1.8 (0.8) 
ADELT  L  0.3  (0.2)  0.4  (0.1)  0.8 (0.8)  0.9 (0.4)  0.6  (0.4)  0.9 (0.4) 
R  0.2  (0.1)  0.4  (1.4)  0.5 (0.2)  1.0 (1.5)  0.4  (0.2)  0.7 (0.4) 
PDELT  L  0.9  (0.7)  0.9  (0.4)  2.4 (1.6)  3.2 (1.4)  2.4  (1.6)  3.0 (1.4) 
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type of kinematic data  could be acquired,  i.e.,  the  legs and hips of  the passenger were obscured  from most 
angles. The use of a car seat  instead of a simplified rigid seat commonly used  in  laboratory set‐ups ensured a 
biofidelic sitting posture. A simplified seat however, when compared to the more complex car seat, has proved 
to be more beneficial  for model  generation  and  validation. The  interaction between  the  volunteers  and  the 
passenger  seat was  not  as well  defined  as  in  a  laboratory  setting  and may  prove  to  be  a  challenge when 
validating the HBM and seat contact interaction. However, these drawbacks were deemed acceptable. 
A single vehicle model, a Volvo V60, was used  in this study. Nevertheless, the  leather seat and the belt are 
representative  of  premium  passenger  cars. When  loaded  in  quasi‐static  conditions  the  stiffness  of  the  rear 




male  volunteers on  average.  Females  are  thus expected  to  react  to belt pre‐tension by  a  reflex  response  in 
vehicles with a similar or more aggressive  retractor, while  it  is not known at what  lower  threshold  the reflex 
response  would  disappear.  Similarly,  males  may  show  reflex  responses  if  exposed  to  a  more  aggressive 
retractor.  
The  deceleration was  1.1  g  for  both  test  cases,  a more prominent braking  than most  currently  available 
commercial autonomous braking systems apply (0.4 ‐ 0.5 g) [24], [25]. Driver initiated emergency braking events 
reach up  to  approximately 1  g with  a deceleration  rate  that  is higher  than  that of  the  autonomous braking 
events in this study [2], [18], reaching 1 g in approximately 200 ms compared to 600 ms. The slower acceleration 
ramp up phase provides more  time  for muscle  contractions. Consequently, muscle activity  is expected  to be 
different in this phase. After ramp up, however (approximately 800 ms), similar activity levels, and subsequently 
kinematics, are expected. Future autonomous braking systems are  likely to have deceleration  levels and rates 








the  passenger  seat.  Bluoin  et  al.  [27]  reported  that  volunteers  exposed  to  repeated  analogous  acceleration 
pulses  modified  their  EMG  responses,  adopting  a  feed‐forward  strategy  so  as  to  minimise  EMG  activity. 
However,  a  preliminary  analysis  on  increased  head  forward  displacement,  which  might  be  expected  in 
decreasing  muscle  activity  in  subsequent  trials,  showed  no  such  general  trends.  That  also  indicates  that 
potential muscle fatigue had a limited influence on the results.  
The active belt affected the average passenger kinematic response. Pre‐tension of 170 N prior to the brakes 
being applied  in  the vehicle,  resulted  in  significantly  less  forward displacement of  the head and T1  (p<0.05). 
Male volunteers (7 out of 11) experienced on average a 66 mm less forward head displacement in steady state 
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the  validation of  the  interaction between  an HBM  and  the  car  interior model.  The  change  in  footwell  force 
depends on  inertia effects during deceleration, muscle activity  in  the  lower extremities and  to a small extent 
shifts  in  sitting  posture. Negative  force  changes were  registered  for  a  few  volunteers,  explained  by muscle 
contractions  reducing  the  interaction  between  the  foot  and  floor.  It  is  therefore  important when  validating 
HBMs  to  simulate  the  initial  footwell  forces  (TABLE  IV  in Appendix).  The  footwell  forces  show  little  gender 
dependence. It should be noted that the gender differences seen in the Autobrake PT test case is mainly due to 
the  response  of  a  single  female  volunteer who was  extremely  startled  by  the  belt  pre‐tension  in  all  trials, 
resulting  in a  footwell  force onset approximately 200 ms earlier  than  the average  female and at an average 
force around 400 N. However, that particular volunteer’s kinematic and EMG responses were not exceptionally 
different  from  other  volunteers  in  the  same  trials.  This  corridor  should  thus  be  treated with  caution  as  it 
includes a potential outlier.  
Significant  increase  (p<0.01)  in average muscle activity due  to  the  change  in  loading  from 0  to 1.1 g was 
detected  in all muscles. Neck and  lumbar extensors  recorded had  the highest activity  levels, 14 – 36 %MVC. 
These  muscles  become  active  to  restrict  the  forward  motion  caused  by  the  inertial  loading.  Furthermore, 
antagonist co‐contraction was noticed in the females in RA in particular as well as SCM. Despite the significant 






levels  for  the  left  and  right neck  extensors  (C4  level)  in  a  1.4  g  frontal  sled  impact, where  volunteers were 
unaware of the imminent impact. However, the volunteers were restrained by a four‐point seat belt, providing 
symmetrical  loading.  Thus,  it  is  speculated  that  the  differences  in  activity  between  the  left  and  right  side 





soon after  the belt was pulled and before acceleration started  to  ramp up. Volunteers,  in particular  females, 
responded to the active belt by contracting certain muscles for a short period as if they were startled by the belt 
pulling. As braking events were  initiated by pushing a button  in  the  rear seat, volunteers were not given any 
visual  cues as  to  the onset of  the braking event. The  startle  response can  thus be  related either  to auditory 
















activity  (≤1.6 %MVC  on  average). Neck  and  lumbar  extensors  however, were more  active,  in  particular  the 
lumbar extensors. High  lumbar extensor activity may be associated with electromagnetic  interference as  the 
lumbar EMG signals were the weakest of the recorded signals, or pressure artifacts from the backrest contact. 
Muscle activity  levels  in quiet sitting have been presented  in  the  literature  [30]  for slumped and erect sitting 
postures on an experimental chair.  In ten male volunteers the average activity was 4.8 ± 3.9 %MVC  in the RA 












and  cervical extensors  showed an average activity of 1.2 and 3.5 %MVC  respectively, which  is  similar  to  the 
findings in the present study (1.6 and 3.3 %MVC). Average activity levels in the lumbar extensor was 1.9 %MVC 
which  is  relatively  low  compared  to  both  [30]  and  the  levels  presented  here.  In  [32] MCVs  for  the  lumbar 
extensors were performed  in a prone horizontal position, not a  sitting posture which may have affected  the 
results.  Furthermore,  it  is  unclear  at  which  lumbar  vertebral  level  these  measurements  were  taken.  The 
observed differences  indicate that vibrations and vehicle  jerk during driving may  influence the muscle activity 
and should be accounted for. This study is, to the best of the authors’ knowledge, the first study to present EMG 




HBMs  restrained with  standard and  reversible pre‐tensioned belts  in pre‐crash  situations. Pre‐tensioning  the 
belt 200 ms prior to the braking event proved to affect the volunteers’ kinematic responses, with statistically 
significant  reduction  of  head  and  T1  forward  displacements. Muscle  activity was  induced  by  the  belt  pre‐
tension, and not the acceleration pulse, as in the standard belt case. 
During  the  braking  event,  cervical  and  lumbar  extensor muscles,  restricting  the  forward motion  due  to 
inertial  loading, displayed  the highest activity  levels. Antagonist co‐contractions were also observed.  In quiet 
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   TABLE III  
ELECTRODE PLACEMENT DESCRIPTION. ALL ELECTRODES WERE POSITIONED ON THE MUSCLE BELLY (EXCEPT THE REFERENCE 
ELECTRODE). 


































Head X [mm]  209 (32)  209 (16) 
Head Z [mm]  847 (18)  805 (32) 
Head Angle [deg]  10 (6)  6 (6) 
T1 X [mm]  137 (15)  146 (14) 
T1 Z [mm]  696 (16)  669 (22) 
Footwell Force [N]  62 (17)  42 (13) 
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Fig.  9.  Individual  (grey)  and  average  (black)  head  and  T1  kinematic  trajectories  in  Autobrake  PT  (left)  and 
Autobrake SB (right) plotted in the vehicle coordinate system. The origin is 792 mm rearward and level with the 
head  of  the  front  right  bolt  holding  the  driver’s  seat.  The  cross  represents  the  position  of  the D‐ring.  The 
background image is of a 50th percentile male in relative proportions to the data presented.  
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